








第 1 章 序論....................................................................... 1 
1.1 序言 ........................................................................................................... 1 
1.2 リハビリテーション用システムの現状と問題点 ...................................... 2 
1.3 本研究の目的 ............................................................................................. 8 
1.4 本論文の構成 ............................................................................................. 9 
第 2 章 生体信号からの動作分類 ...................................... 10 
2.1 序言 ......................................................................................................... 10 
2.2 脳機能計測 .............................................................................................. 11 
2.3 筋活動計測 .............................................................................................. 20 
2.4 生体信号からの特徴量抽出 ..................................................................... 22 
2.5 動作分類のためのパターン分類と最小二乗法 ....................................... 25 
2.6 結言 ......................................................................................................... 29 
第 3 章 運動麻痺患者を対象とした BMI 型リハビリテーシ
ョンシステム ....................................................... 30 
3.1 序言 ......................................................................................................... 30 
3.2 健常者動作時・患者運動企図時の脳活動の計測と評価 ......................... 33 
3.3 時空間情報を用いた動作企図識別アルゴリズムの提案 ......................... 46 
3.4 据置型リハビリテーションシステム ...................................................... 58 
3.5 車いす型リハビリテーションシステム .................................................. 62 
3.6 結言 ......................................................................................................... 69 
第 4 章 信号の特性が変化した場合の識別器自動更新手法と
表面筋電義手への応用 ......................................... 70 
4.1 序言 ......................................................................................................... 70 
4.2 手首動作時の表面筋電信号の計測 .......................................................... 72 
4.3 電極位置の変化が筋電位と識別結果に及ぼす影響 ................................ 76 
4.4 半教師付き学習を用いた再学習アプローチ ........................................... 81 
4.5 結言 ......................................................................................................... 86 
 
 ii   
 
第 5 章 歯ぐき上電位による舌動作検出と予防的リハビリテ
ーションへの応用 ................................................ 87 
5.1 序言 .......................................................................................................... 87 
5.2 口腔内設置型電位計測デバイス .............................................................. 89 
5.3 舌動作時の歯ぐき上電位変化.................................................................. 91 
5.4 歯ぐき上電位変化からの舌動作分類....................................................... 97 
5.5 結言 ........................................................................................................ 104 
第 6 章 総括 .................................................................. 105 
謝辞  108 
参考文献 109 
関連論文  124 
研究業績（関連論文以外のもの） ..................................... 125 

















































現状の障害を受容し，代償的なリハビリテーションを行うことで生活の質 (quality of 





















示す Lokomat (hokoma, Switzerland) [8]は，下肢麻痺患者の体重を免荷した状態でトレ
ッドミルを動作させ，麻痺した下肢に強制的にリズミカルな歩行動作を行わせるもので
ある．この装置は臨床においても利用されており，良好な成果を挙げている．同様のコ
ンセプトのものとして，図 1.3 に示す FES cycling [9]は麻痺肢に電極を貼り付け，一定
間隔で電気刺激を行うことで患者の筋肉を強制的にリズミカルに活動させることを目
























図 1.3：FES による強制的な足こぎ運動を行わせる装置[9] 
 
図 1.4： Profhand, (TESS, Japan) 
http://www.h-tess.com/index.html 

















じて装置を動かす，Brain-Machine Interface (BMI) に関する研究も行われている．1999
年には Chopin らのマウス脳内に電極を埋め込み，脳内のマウスの前足の運動に関する
神経活動を計測し，計測信号から前足を動かそうとする際の脳活動を判別し，前足の動











































































































第 3 章では，運動麻痺からの機能回復を志向した BMI を利用したリハビリテーショ
ンシステムについて検討を行う．このシステムは，患者の運動企図を脳波 
(Electroencephalography: EEG)から捉えて，リアルタイムに麻痺肢を強制的に動かすこ



































侵襲度の違いに分けて述べる．また，筋活動計測手法として，EMG と MMG について述
べる．さらに，計測された信号を利用する際に用いられる特徴量の抽出法として，交流
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 脳機能計測












示すような神経近傍の電位変化(local field potential: LFP)を見ることができる電極アレ
イ[30]などがある．これらの手法は神経細胞の活動を直接的に記録することができるた
め時間分解能・空間分解能ともに優れた信号が記録できるため，脳活動をシステムへの







図 2.1：脳内刺入型の電極アレイの例 Utah’s electrode array[30] 
























た Magnetoencephalography (MEG)や Electroencephalography (EEG)，脳内の血流動態の
変化を計測することを目的とした  functional magnetic resonance imaging (fMRI)や 















図 2.3：MEG 計測の例[36] 
 


















的な運動 (運動イメージ) 開始数秒前から電位が緩やかに減少する MRCP (movement 
related cortical potential) [39] や動作 (運動イメージ) 終了時にβ波の強度が一時的に
上昇する PMBS (post movement β synchronization) [40, 41, 42]，8-12 Hz のμ波強度や
14-30 Hz のβ波強度が動作  (運動イメージ ) 時に減少する ERD (Event-related 




図 2.4：脳波測定用皿電極の例 (誘発脳波測定用電極，日本光電) 





め，40 Hz 以上の高周波帯域を計測することは難しい． 







図 2.5：国際 10-20 法による電極の設置方法[46] 
眉間から頭頂部を通り後頭部の隆起した部位までを結ぶ線の中点と，左右の耳介
前点（耳の飛び出している部分の少し前）を結ぶ頭頂部を通る線の中点との交点
を Cz とする．Cz を通る眉間-後頭部隆起の線を 10, 20, 20, 20, 20, 10% の比率
で分割し，前から Fpz, Fz, Cz, Pz, Oz とする．左右耳介前点を通る線でも同様
に分割し，左から T3, C3, Cz, C4, T4 とする．その他の位置も図を参考にして
同様の分割比率で決定される． 
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fMRI 
MRI は，本来 CT のように体内の断層写真を 3 次元的に撮影する目的で開発されたも
のであるが，1990 年に Ogawa らによって還元ヘモグロビンの流量の減少が磁気共鳴信
号の増加として観察できるという BOLD 法 (blood oxygenation level fependent) [47]が
示され，以降は積極的に脳機能計測に利用されるようになった．MRI が脳の機能的計測
に用いられる場合，通常の MRI と計測の目的を区別するために functional (機能的)とい












図 2.6：fMRI による運動時脳機能計測の例[50] 
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fNIRS 
図 2.7 に示す fNIRS は，1980 年代に術中の拍動モニタリング装置として開発された
パルスオキシメータを起源とし，脳活動に伴う血中の酸化還元ヘモグロビン濃度比を記
録しようとするものである．原理的には人体を通過しやすい近赤外域の波長の光を頭皮














受け取るディテクタとの距離は光の波長と脳表までの距離の関係から 3 cm 程度が一般
的であり，EEG よりも空間分解能が高くなるとされる． 
 
図 2.7：fNIRS 装置での計測のようす 










皮から送出した近赤外光の吸光度ODは beer-lambert 則より以下のように表される． 
OD = log (
𝐼
𝐼0
) = 𝜖(𝜆)𝐶 𝑙 ̅. (2.1) 
ここで𝐼0は頭部に入射する前の強度，𝐼は入射後の光の強度であり，𝜖(𝜆)は入射光の波
長がλのとき媒質の種類によって決定されるモル吸光係数，𝐶は濃度，𝑙は̅平均光路長で





ΔOD = 𝑙[̅𝜖oxy(𝜆)Δ𝐶oxy + 𝜖deoxy(𝜆)Δ𝐶deoxy]. (2.2) 
ここから，モル吸光係数が既知の異なる 2 種類以上の波長を照射することで平均光路
長と濃度変化の積である𝑙Δ̅𝐶oxy, 𝑙Δ̅𝐶deoxy を求めることができる．ただし平均光路長に
図 2.8：酸化・還元ヘモグロビンの吸収スペクトルと NIRS の計測原理 
※ヘモグロビンの吸収スペクトルについては，島津製作所ホームページか
らの転載（http://www.an.shimadzu.co.jp/bio/nirs/nirs2.htm） 
























電極アレイ × ◎ ◎ ○ - 
ECoG △ ◎ ○ ○ - 
fMRI ◎ △ ◎ × × 
MEG ◎ ◎ ○ × × 
fNIRS ◎ △ △ △ △ 
EEG ◎ ○ × ○ ○ 
 
表 2.1：脳機能計測手法の比較 

















































流信号と同様に二乗平均平方根(root mean square: RMS) または，絶対値平均(average 
rectified value: ARV) が利用される． 



















 . (2.2) 
ARV と RMS の違い 
これらの指標はともに良く利用されるが，得られる値は少し異なる．ここで任意の波
形𝑥(𝑡)に対して Fourier 級数展開を行うと， 





















2.4 生体信号からの特徴量抽出 23 
 
(2.4)の右辺は RMS そのものであるため，任意の波形に対する RMS 値は，その波形を
構成する三角関数の振幅にのみ依存して決定されることがわかる． 
このことを実際の波形に対して得られる RMS 値と ARV 値の比較として示す． 
𝑥(𝑡) =  𝐴1 sin(2𝜋𝑓1𝑡) + 𝐴2 cos(2𝜋𝑓2𝑡 − 𝜙) 
であらわされる波形のt = 0 から 1 秒間の値が計測できたとする．このとき，振幅A1 =
2, 𝐴2 = 3として，周波数と位相をそれぞれ変化させた場合の振幅と RMS 値，ARV 値を
図 2.11 に示す． 
  
  




(c) 𝒇𝟏 = 𝟏, 𝒇𝟐 = 𝟑, 𝝓 = 𝝅/𝟐  のとき（位相が変化した場合） 
 
  












図 2.11：波形の位相と周波数を変化させた場合の ARV と RMS 値 
 





第 3 節を除いて，振幅の大きさの指標には RMS を利用している． 
 周波数解析
脳波や fNIRS などの信号は，EMG と比較してもノイズ成分が多く含まれている．その
ため，振幅そのものを評価するのではなく，得られた信号から特定の成分のみを分解・
抽出し利用することが多い．ここでは，信号の分解方法として Fourier 変換による周波






























を得るための手法である．最小二乗法のはじまりは 1800 年ころに行われた Gauss や














ここで，ある観測量 (𝒙, 𝑦), 𝒙 ∈ ℜ𝑚, 𝑦 ∈ ℜ について 





































 {𝒙𝜽 − 𝒚}2 
= 𝒙′(𝒙𝜽 − 𝒚) 
= 𝒙′𝒙𝜽 − 𝒙′𝒚 
= 0.  
よって， 






discriminant analysis: LDA) が知られている．ここで，あるデータ𝑿 = [𝒙1, 𝒙2, … , 𝒙𝑛], 𝑋 ∈
ℜ𝑚×𝑛 が観測されたとする．このデータがクラス{A}もしくはクラス{B} のいずれかのク
ラスに属しているとき，それぞれの観測値を，𝑦𝑖 = {+1, −1} とおく．全データ点の平均






+1    𝑓?̂?(𝒙𝑖) > 0  
−1    𝑓?̂?(𝒙𝑖) < 0 .
  (2.5) 
なお，𝑦𝑖 = {+1, −1}ではなく，データ全体のうち，クラス{A}に属しているデータの数


















一様分布したデータを関数sin(2π × 0.8 ×  𝑥) +  2𝑥, 𝑥=[-1,1]によって上下に分離し，そ
























図 2.12 [{-1,1}, {-2, 2}]に広がる一様乱数分布に対して 
関数𝐬𝐢𝐧(𝟐𝛑 × 𝟎. 𝟖 ×  𝒙) +  𝟐𝒙で示される識別面でクラスを分けたもの 






図 2.13 図 2.12 のデータを線形判別分析で分類した結果 
 
図 2.14 図 2.12 のデータをガウシアンカーネルによる 
最小二乗学習で分類した結果 (𝛌 = 𝟎. 𝟎𝟓, 𝛔 = 𝟏)  
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現代の中枢神経系の損傷とその再生に対する研究は，19 世紀から 20 世紀はじめに活

















法として，近年，外骨格型の運動装置や機能的電気刺激 (functional electrical stimulation: 
FES) によって末梢の感覚神経を刺激する手法が提案され，実際に大きなリハビリテー
ション効果を挙げているものもある．特に，Lokomat (Hocoma, Switzerland) や FES bike 


















網の再生につなげようとする研究が行われている[73, 74, 75, 76]．例えば，既に脳磁図































る．さらに EEG による計測結果から足こぎ動作および動作企図時に 10 Hz 付近のμ波
帯域や 18-28 Hz 付近のβ波帯域の強度変化を検出する． 




















の重量を 10 kg と仮定し，足を十分に回転させることができるように必要トルクを設計
した．使用した装置の詳細を表 3.1 に示す．また，この装置はギア比が 25 倍程度と小
さいため，モータに電流を流していないときは自らの足で容易にペダルを回転させるこ
とができる．麻痺患者の場合は足首にうまく力を加えられないことから，自転車ペダル








機器名 品番 メーカ名 
DC モータ RE40 (24V, 150W) maxon motor ag 
モータドライバ EPOS2 50/5 maxon motor ag 
スイッチング電源 24 V/6.5 A Cosel Co., Ltd. 
クランク取り付けボルト BB-UN26 SHIMANO 
ペダルに取り付けた装具 オルトップ AFO LH Pacific supply 
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 による足こぎ動作時脳活動の計測
fNIRS は，小型で非侵襲的に EEG よりも高い空間解像度で脳表の酸化・還元ヘモグロ
ビン量の変化を捉えることができるとされる．健常者の足こぎ動作時や，麻痺患者の動
作企図時の脳活動を調査し，変化している部位などに共通点が見られるかどうかの確認
を行った．はじめに，3 名の健常者が足こぎ動作を行った際の計測を行い，続いて 1 名
の下肢完全麻痺患者が足こぎ動作を企図した際の計測を行った．  
NIRS の計測 
足の運動機能に問題のない 3 人の男性(21, 24, 35 歳)と 1 人の下肢完全麻痺(54 歳，
1999 年から脊髄損傷により下肢麻痺)の男性を被験者とし，それぞれ被験者 S1, S2, S3, 
P1 とする．運動に問題のない被験者は停止状態と足こぎ動作状態を 20 秒ごとに繰り返
す実験を 140 秒間行い，下肢麻痺患者はリラックス状態と足こぎ動作をイメージする
状態を 20 秒ごとに繰り返す実験を 120 秒間行った．実験のようすを図 3.3 に示す．発
光部と受光部は図 3.4 に示すように運動野と運動準備野を覆うように頭頂部から前頭
部にかけて設置し，合計 54 チャンネルの信号を計測した． 
被験者 S1 から計測された酸化・還元ヘモグロビン量の変化の例を図 3.5 に示す．こ





図 3.3：NIRS 実験のようす 













成分として除去する，Common Average Reference (CAR) [82]を信号の前処理として行う．
ここで，頭皮上の𝑁点から計測された Oxy-Hb 濃度変化をΔ𝑂𝑥𝑦𝑘  とすると CAR を適用し
た脳波𝛥𝑂𝑥𝑦′𝑘  は以下のように表わされる． 
 Δ𝑂𝑥𝑦𝑘









を行った[83]．基底関数（マザーウェーブレット）に Daubechies wavelet (𝑁 = 7) を用







ここでは，健常者が足こぎ動作をすることによる Oxy-Hb 濃度の変化を確認する．図 
3.7 に，被験者 S1, S2, S3 それぞれの足こぎ運動時終了時から足こぎ動作開始時の Oxy-






図 3.6：wavelet 分解・再構成後の信号 
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るという ECoG や fMRI による知見と矛盾するものではなく，足こぎ動作によって頭頂
部付近で生じた脳活動である可能性がある． 









足こぎ動作企図中の Oxy-Hb 濃度の変化を図 3.9 に示す．この図からは，側頭部が強く
増加しているとともに，前頭部と後頭部よりの位置でわずかに増加が見られる．また，
図 3.10 に示すように頭頂部 (31 ch) の Oxy-Hb 濃度変化を確認しても，1 回目と 2 回
目の動作企図時には，時間的なずれはあるものの増加の傾向があるように見える．しか
図 3.8：頭頂部付近(31 ch) の Oxy-Hb 濃度の時間変化 
図 3.7：足こぎ動作中の Oxy-Hb 濃度の増加量 









図 3.9：足こぎ動作企図時の患者の Oxy-Hb 濃度変化 
 
 
Fig. 患者の頭頂部付近(31 ch) の Oxy-Hb 濃度の時間変化 図 3.10：患者の運動企図時の Oxy-Hb 濃度の変化（31ch） 
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 頭皮上脳波の計測
前述の fNIRS による計測は，EEG と比較して空間的解像度に優れるとされるものの，
脳血流の変化を計測するという原理上，時間的な解像度が低い．従って，我々が目的と
している運動企図と同期したシステムで利用する脳活動計測手段としては，時間的な解
像度を高めることができる EEG の利用が妥当であると考えられる．ここでは，EEG を
利用した，健常者の足こぎ動作時と下肢麻痺患者の運動企図時の脳活動計測を行う． 
脳波の計測 
被験者は健常者 6 名（20 代男性 4 名，30 代男性 1 名，60 代男性 1 名）と脊髄損傷
による下肢完全麻痺患者 1 名（1999 年に事故により胸椎 3,4 番を損傷し，対麻痺を生
じた 50 代男性）とした．被験者は装置に足を固定された状態で椅子に座り，計測を行
った． 
実験は 20 秒ごとに足こぎ停止状態と動作状態を繰り返すこととし，合計 160 秒間行
った．このとき，健常者は 30 rpm 程度の速度で実際に足こぎ動作を行い，麻痺患者に
おいても健常者の足こぎ動作を見せた上で 20-30 rpm 程度で麻痺肢を足こぎ動作させ
るようイメージを行ってもらった．すべての実験は閉眼状態で行い，20 秒ごとの運動
企図の有無の切り替えはビープ音を鳴らすことで指示した．健常者は各 1 セットずつ実
験を行い，患者は 6 セット実験を行った． 
まず，頭皮上に誘発脳波測定用電極 (NE121-J, Nihon Kohden Corp., Japan) を設置し
た．このとき，電極―皮膚間の接触インピーダンスを低下させるためと，電極の頭皮上
への固定のために導電性のペースト (Z-181BE, Nihon Kohden) を用いた．なお，電極設
置位置は図 3.11 に示すように国際 10-20 法にもとづいて運動野および運動準備野を覆
う Cz, C3, C4, Fz, FC1, FC2 の頭頂部から前頭部にかけての 6 か所に設置した．基準電極
は額 (Fpz) とした．基準電極と各電極との間のインピーダンスについては，一般的な
脳波測定で要求されている 10 kΩ 以下となるようにしている．また，電極ケーブルは
シールド線が編み込まれており，シールド電位を右ひじに貼り付けた使い捨て電極 (ビ
トロード C, Nihon Kohden) から得ている． 
その後，各電極の電位は高精度増幅器 (AB-611J, Nihon Kohden ) を通して 10 万倍 
(0.1uV/V) に増幅し，A/D 変換器 (National Instruments, USB-6211) によって周期 1 kHz 
でサンプリングした．なお，増幅時にはローカット周波数 0.1 Hz，ハイカット周波数 3 
kHz のフィルタを適用している． 




めに NIRS と同様に Common Average Reference (CAR) を適用した．ここで，頭皮上の𝑁
点に設置した電極から計測された基準電極との電位差を𝑣𝑘  とすると CAR を適用した脳
波𝑣′𝑘  は以下のように表わされる． 






 . (3.2) 
脳活動の評価指標としては，周波数強度の変化を用いることとした．周波数強度の算
出については，短時間フーリエ変換 (short-time Fourier transform: STFT) の結果から特
定の帯域の強度を積分することで行った．窓幅は 1000 ミリ秒，オーバラップは 750 ミ
リ秒とした．従って，周波数分解能は 1 Hz, 特徴量単位で考えた場合の時間分解能は 250
ミリ秒である． 
健常者の足こぎ動作時の脳活動 
動作時に生じる EEG の変化のうち，10 Hz 付近のμ波 や 14-30 Hz 付近のβ波とし
て知られる帯域の強度が運動（運動企図）時に減少する現象を ERD と呼ぶ[45]．このう







合のβ波 ERD との比較を行った． 
健常者 6 人に対して行った実験における時間周波数解析結果を図 3.12 に示す．この
 
図 3.11：電極設置位置 
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図は，Cz 電極から得られた信号を利用し，動作開始 10 秒前から動作停止 10 秒後まで
の信号を加算平均している．また，縦軸が周波数，横軸が時間，色が周波数強度の強弱
を表している．このときの窓幅は 1000 ミリ秒，オーバラップは 900 ミリ秒 とした．
この図から，動作開始である 10 秒付近から動作終了時である 30 秒付近までの間， 18-
28 Hz 付近の強度が減少していることが確認できる（ERD）．また，動作停止直後の 30





から，動作時に 13 Hz 付近で強度が減少していることが確認でき，これはμ波 ERD で
あると考えられる．同様にβ波 ERD として動作時の 14-30 Hz 付近においてもわずかな
がら動作時に強度減少が見られる．また，10 Hz 付近は停止時・動作時を問わず他の帯
域と比較して強度が増加している．これは，閉眼状態で実験を行ったために閉眼状態時
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ここで ERD の強さを表す指標として，動作指令開始 5 秒前から動作指令開始時点ま
での周波数強度 の平均値を基準𝑃𝑏𝑎𝑠𝑒𝑙𝑖𝑛𝑒とし，各時刻の周波数強度 との比で表した．
このとき各時刻の周波数強度を𝑃(𝑡) とすると，ERD の強さは以下の式で表される[87]． 
 ERD(𝑡) = −
𝑃(𝑡) − 𝑃𝑏𝑎𝑠𝑒𝑙𝑖𝑛𝑒
𝑃𝑏𝑎𝑠𝑒𝑙𝑖𝑛𝑒




式(3.3)を用いて，健常者が足こぎ動作を行った際の前後 10 秒間における， 18-28 Hz 
の帯域の ERD 変化を評価したグラフを図 3.14 に示す．ここで周囲の薄い色の領域は














確認するため，1 名の下肢麻痺患者が動作イメージを行った際の 6 試行分の実験から求
めた時間周波数解析の加算平均結果を図 3.15 に示す．信号は全て Cz 電極から得られ
たものを利用し，図 3.12 と同様に動作開始 10 秒前から動作停止 10 秒後までの結果を




動作時と停止時のβ波 ERD の変化 
 










動作企図時と Rest 時の周波数密度推定結果 
















ここまで，fNIRS と EEG による健常者足こぎ動作時と下肢麻痺患者の動作企図時の
脳活動計測を行った．健常者では fNIRS の結果からは，特に頭頂部で動作時に酸化ヘモ
グロビン量の増加傾向が見られた．また EEG においては，頭頂部でμ波帯域とβ波帯




動作企図時と停止時のβ波 ERD の変化 
 

















する BMI の実現には，SN 比の悪い多次元の信号から情報を抽出し，状態の分類を行う
技術が必要となる．そのため，これまでにも数多くの判別手法が提案されてきた．例え
ば，特徴量の分散値[81]そのものやニューラルネットワーク(neural network: NN) [15, 
16]，LDA [71, 78]，Common Spatial Pattern (CSP)の利用[88, 89]，サポートベクタマシン 


















法について述べる．一般的に，ERD を利用した BMI における複数の特徴量を用いた動




















いま，各成分の平均が 0，分散が 1 である特徴ベクトル𝒙 = [𝒙1, 𝒙2, … , 𝒙𝑛] ∈ ℜ
2×𝑛を考
える．いま時刻𝑘におけるクラス 𝐶𝑘 = {−1, +1} に対して 𝑁𝐶𝑘 個の特徴ベクトル𝒙𝑖 {𝑖 =
1, … , 𝑁𝐶𝑘} が教師付きデータとして与えられているとする．このとき，線形識別器は特
徴ベクトル𝒙の一次元空間 𝑦 への射影変換 
 𝑓𝑘(?̂?) =  𝜽′̂ 𝒙𝑘 , (3.4) 
として，また識別結果は𝑓𝑘(?̂?) の符号として表される． 
ここでパラメータベクトル ?̂? は，𝑦𝑘 = {−1/𝑁𝐶1 , +1/𝑁𝐶2 }としたときに，評価関数 
𝐽(?̂?) = 1/2 ∑ (𝑦𝑖 − 𝑓𝑖(?̂?))
2𝑛
𝑖=1  を最小化するように選ばれる．訓練データとして𝒙𝑘 , 𝑦𝑘が
得られたとすると，評価関数を微分して 0 になる?̂?を求めればよいので， 




𝒚 − ?̂?𝒙 = 0  
 































ら求めた周波数強度を特徴量 𝒛𝑡 = [𝑧𝑡1, … , 𝑧𝑡𝑀] ∈ ℜ
𝑀×1とする．もし判別器の出力が連
続的に変化すると仮定すると，現在の判別器の出力は，過去の出力の影響を受けるため 






= 𝜣𝑯𝒕 (3.6) 
と書くことができる． 
この式において，パラメータ𝜣 = [𝑎1, ⋯ , 𝑎𝑀 , 𝑏1, ⋯ , 𝑏𝑁] ∈ ℜ
1×(𝑀+𝑁)は線形結合パラメ
ータであり，𝑀 ステップ過去までの観測値と𝑁 か所の電極から得られた特徴量𝑯𝑡 =
















































= 𝑃(𝑁) {𝑃−1(𝑁 − 1)?̂?(𝑁 − 1) + 𝒙(𝑁)𝑦(𝑁) ┤} 
= 𝑃(𝑁){𝑃−1(𝑁 − 1) − 𝒙(𝑁)𝒙(𝑁)}?̂?(𝑁 − 1) + 𝑥(𝑁)𝑦(𝑁) 
= ?̂?(𝑁 − 1) − 𝑃(𝑁)𝒙(𝑁) { 𝒙′(𝑁)?̂?(𝑁 − 1) − 𝑦(𝑁)} 
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ここで正則行列𝐴に関する逆行列補題 
(𝑨 + 𝑩𝑪)−1 = {(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)𝑨}−1 = 𝑨−1(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)−1 
= 𝑨−1(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)−1(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1 − 𝑩𝑪𝑨−1) 
= 𝑨−1{(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)−1(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1) − (𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)−1𝑩𝑪𝑨−1} 
= 𝑨−1{𝑰 − (𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)−1𝑩𝑪𝑨−1} 
= 𝑨−1 − 𝑨−1(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)−1𝑩𝑪𝑨−1 
= 𝑨−1 − 𝑨−1{𝑩−1(𝑰 + 𝑩𝑪𝑨−1)}−1𝑪𝑨−1 
= 𝑨−1 − 𝑨−1{(𝑰 + 𝑪𝑨−1𝑩)𝑩−1}−1𝑪𝑨−1 




= { 𝑃−1(𝑁 − 1) + 𝒙(𝑁)𝒙′(𝑁)}−1 
= 𝑃(𝑁 − 1) −
𝑃(𝑁 − 1)𝒙(𝑁)𝒙′(𝑁)𝑃(𝑁 − 1)










 𝑯𝑖 = [?̂?𝑖−1, ⋯ , ?̂?𝑖−𝑎𝑟 , 𝑧𝑖1, ⋯ 𝑧𝑖𝑐ℎ]′ 
2.パラメータ ?̂?の更新 







 ?̂?𝑖 = 𝑯𝑖
′?̂?𝑖 
4.共分散行列 P の更新 












?̂?𝑡 = ?̂?𝑡−1 + 𝜖
𝑦𝑡 = 𝑯𝑡
′ ?̂?𝑡
′ + 𝑣 .
   (3.8) 
(3.8)において，𝜖 はモデル化誤差を表し，平均 0，共分散行列E{𝜖𝑡𝜖′𝑠 } = 𝑄𝛿𝑡𝑠である．
𝜈は観測誤差を表し，平均 0，共分散行列E{𝜈𝑡𝜈′𝑠 } = 𝑅𝛿𝑡𝑠である．ただし𝑄, 𝑅はいずれも







Algorithm 2：Kalman フィルタによるパラメータ導出 
1.事前推定 
 ?̂?𝑖(−) = ?̂?𝑖−1(+) 
 𝑷𝑖(−) = 𝑷𝑖−1(+) + 𝑸 
2.観測行列と観測値の更新 
 𝑯𝑖 = [ 𝑦𝑖−1, ⋯ , 𝑦𝑖−𝑎𝑟 , 𝑧𝑖1, ⋯ 𝑧𝑖𝑐ℎ] 




 𝑲𝑖 = 𝑷𝑖?̂?𝑖 /(?̂?𝑖




′(−) + 𝑲𝒊(𝑦𝑖 − 𝑯𝒊
′?̂?𝑖
′(−)) 
 𝑷𝑖(+) = 𝑷𝑖(−) − 𝑲𝑖𝑯𝑖
′𝑷𝑖(−) 
 









ここで，120 秒間の実験時間のうち前半の 60 秒間を学習データとして従来手法であ
る LDA による識別器を構成し，識別を行った場合の出力を図 3.19(a)に，この結果を符
号で 2 値化した場合の結果を図 3.19(b)に示す．このとき，動作判別率は 68.3%であっ
た． 
ここで提案した(3.6) で表される判別器をもとにして，先ほどと同様に識別を行った
場合の出力を図 3.20(a)に，符号で 2 値分類した結果を図 3.20(b)に示す．ここでは，
忘却係数 𝜌 = 1，初期値 𝑷0 = 𝑰, ?̂?0 = 𝟎, 𝑯0 = [0, ⋯ ,0, 𝑧𝑖1, ⋯ 𝑧𝑖𝑐ℎ] とした．このときの
判別率は 80.8%であり，線形判別分析の結果を上回っている． 
 
図 3.18：Cz 電極から得られた実験中の beta 波強度変化 
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 つのしきい値を用いたノイズ低減









′ = 1 に切り替わるにはしきい値 1(𝑡ℎ1)を上回る必要(𝑦𝑡 >
𝑡ℎ1)があり, 状態𝑦t
′ = 1 から状態𝑦t




′ = Schmitt(𝑦𝑡) =  {
1 (𝑦𝑡 > 𝑡ℎ1)
𝑦𝑡−1
′      (𝑡ℎ2 ≤ 𝑦𝑡 ≤ 𝑡ℎ1) 
−1      (𝑦𝑡 < 𝑡ℎ2)
. (3.9) 
ただし𝑡ℎ1 ≥ 𝑡ℎ2，初期値𝑦0
′ = −1 とした． 
先ほどの提案法による結果に対して，(3.9)に示した 2 つのしきい値を用いた場合の
結果を図 3.21 に示す．このとき𝑡ℎ1 = −0.2, 𝑡ℎ2 = 0.4 としており，識別率はもとの




図 3.21：しきい値を 2 つにした場合の判別結果の変化 
















上段から，Cz 位置から計測した EEG，その 18-28 Hz 強度の時間変化，頭
皮上の 6 か所から求めた 18-28 Hz 強度変化をもとに提案法をもとに構成し
た識別器の出力，その 2 値分類結果を示している． 
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次に 6 人の健常者の動作状態識別の平均値の変化を確認するために ANOVA（被験者
ごとに対応のある 2 元配置分散分析）を行った．図 3.23 にそれぞれの手法の平均識別
率を示す．また，エラーバーは標準誤差を表している．この結果，LDA と提案法との識
別結果が異なっていないとする帰無仮説については p<0.0025，1 つのしきい値と 2 つ
のしきい値で識別結果が異なっていないとする帰無仮説については p<0.0015，判別法































被験者は下肢完全麻痺の患者 1 名(50 代)とした．図 3.25 に示すように被験者はリラ
ックスした姿勢で車いすに座り，下肢は足こぎ装置に固定した．基準電極を額(PFz)と
図 3.24：据置型リハビリテーションシステムの模式図 
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し，被験者の頭皮上の 6 点(Cz, C3, C4, FC1, FC2, Fz) から EEG を記録した．アンプの設
定はゲイン 1 万倍，ローカット周波数 0.5 Hz, ハイカット周波数 300 Hz とし，サンプ
リング 1 kHz で記録した． 
動作企図識別のため，計測された信号に CAR を適用してノイズ低減をはかった後，




ようにし，(3.6)における𝑀 = 1とした．また状態ベクトルの初期値は?̂?0 = 𝑶，誤差共分
散𝑅 = 1, 𝑄 = 0とした． 
こうして学習したパラメータを用いて識別器を構成し，リアルタイムに動作企図状態
の推定を行った．ただし，ノイズ低減のために識別器の出力に対してシュミットトリガ





ており，本実験における目標値は 19 rpm とした．これは，被験者が恐怖を感じない程
度で十分な速さを持つものである． 
次に，実験結果を図 3.26 に示す．上段のグラフは Cz 電極から記録された EEG 信号
である．動作に関連したようなノイズは含まれていないことがわかる．2 段目のグラフ
は同じく Cz 電極位置から得られたβ波強度の 2 乗根を示しており，動作時に強度が減
少する傾向がある．しかしながら，この信号には多くの高周波ノイズをはじめとするノ
図 3.25：実験のようす 







だった．なお実験を 5 セット行ったとき，動作企図と実際の動作の一致率は 72.0％とな
っており，平均して 70％ 以上の識別率が得られている．また患者の麻痺肢の回転速度











ードバックを行って足こぎ動作を行わせた場合，それぞれ 4 試行(4×3=12 回)ずつ行
った場合において，各電極位置のβ波 ERD の増加を表したものを図 3.27 に示す．ここ
から，全ての信号でβ波 ERD が生じており，フィードバックによって全体的にβ波 ERD
が増加傾向にあることがわかる．特に，Welch の t 検定を用いると頭頂部(Cz)，左側頭
部(C3)，前頭部(Fz)において有意にβ波 ERD が増加している． 
本実験の被験者である患者は，感覚についても完全に麻痺しているため，こうした
ERD の増加が CPG の活性化によって生じたとは考えにくいが，強制動作によって残存
している皮膚感覚であったり，あるいは装置の動作音などから自らの足が動いていると
いう自覚であったりが生じ，運動企図がより具体的なものとなった可能性が考えられる．




図 3.27：各電極位置におけるβ波 ERD の強度変化 
 

































すを動作させた．このときのようすを図 3.30 に，結果を図 3.31 に示す．ここで灰色の
背景部分が動作企図時，白色の背景が動作企図を行っていないときを表している．図 
3.31 の 4 段目の識別結果と 5 段目の車いすの速度を比較すると，識別結果に応じて車
いすの動作を行わせることができている． 
表 3.2：装置の製作に用いた主な部品 
機器名 品番 メーカ名 
足こぎ車いす Profhand TESS 
DC モータ maxon EC 45, 24V, 250W (136207) maxon motor ag 
ギアヘッド GP42C 74:1 (203123) maxon motor ag 
モータドライバ EPOS2 50/5  maxon motor ag 
鉛蓄電池 WP5-12 Long battery 




























そこで，車いすによる実験を行うために，図 3.32 に示すような EEG 計測に計測用の
導電ペーストを必要としない無線型のドライ―アクティブ電極（Polymate mini AP108, 
ミユキ技研）の利用可能性について検討した．この電極はアンプと無線送信部分を一体







の裏側，電極位置は Pz, Cz, Fz の 3 か所とした．実験のようすを図 3.33 に，計測され
た各電極の 18-28 Hz 強度を図 3.34 に示す． 
 
図 3.32：小型アクティブ電極 
（PolymateMini108 AP108, ミユキ技研） 










図 3.34：各電極から計測した 18-28 Hz 強度変化 
図 3.35：健常者の動作に応じた車いすのリアルタイム動作結果 
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図 3.34 において，とくに 2, 3 段目の Cz, Fz 電極から計測された信号に動作停止時に
特徴的な強度増加が見られる．実際に，学習によって求めた結合係数は 1 ch から順に
0.0089, -0.175, -0.0452 であり，2 ch の Cz 位置のデータを重視していた．このとき，リ
アルタイムで動作した車いすの速度を図 3.35 に示す．この図において，25 秒から 40

















































































学習 (semi-supervised learning) と呼ばれる機械学習法を用いた手法を提案する． 
半教師付き学習とは，属しているクラスが既知である「教師付きデータ」のみ用いて








本章は 5 節から構成されている．第 2 節では，屈曲，伸展，回内，回外の手首の 4 動
作を分類するために 2 か所から表面筋電位を計測する．この時，基準となるそれぞれの
電極から数十 mm ずれた異なる 3 つの位置にも電極を設置し，微小に異なる位置での




う．ここから，もとの識別性能との比較を行う．第 5 節では，本章のまとめを述べる． 











から測定した．ここでは，図 4.1 (a) の手のひらと手首を近づける方向に手を折り曲げ
る動作を掌屈動作 (flexion)，図 4.1 (b) の手の甲と手首を近づける方向に折り曲げる動
作を背屈動作 (extension) とした．また，図 4.1 (c) の手首を被験者から見て反時計回
りに回転させる動作を回内動作 (eversion)，図 4.1 (d) の回内動作とは逆の時計回りに
手首を回転させる動作を回外動作 (pronation) とした． 
実験では 3 秒間の脱力状態の後，2 秒間の動作状態への準備期間を経て動作状態を 5
秒間続ける，10 秒間を 1 セットとするタスクを繰り返し行うこととした．分類する動
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示すように手首の動きを担う右腕の尺側手根屈筋 (以後，屈筋と呼ぶ)および尺側手根
伸筋 (以後，伸筋と呼ぶ)上にそれぞれ 2 つの電極  (Fref, ErefとF0, E0) を貼り付け，差動
計測により各表面筋電位を測定した．これらの電極位置については，はじめに屈筋，伸
筋それぞれについて筋腹が最大となる位置に基準電極Fref, Erefを設置した．つぎに基準
電極から見て手先側に中心間距離で約 20 mm の位置に電極F0, E0を設置した． 
 
 筋電位計測条件
表面筋電位測定用の電極には図 4.3 に示すように心電図用ディスポ電極 (Vitrode M-
150，日本光電製) の Ag/AgCl 電極部 (直径約 10 mm) のみを取り出したものを使用
し，導電性クリーム (Cardio Creme Pro, 日本光電製) を塗布して皮膚との接触インピー
ダンスを 30 kΩ  程度まで低減させた状態で導電性の両面テープで皮膚上に貼りつけ
た．得られた筋電位は通過帯域 15 Hz - 3 kHz のバンドパスフィルタが設定されている
生体アンプ (AB-611J, 日本光電製) によって 1 万倍に増幅し，A/D 変換器 (NI USB-
6211, National Instruments 社製) を用いてサンプリング周期 10 kHz でコンピュータ
上に記録した． 
本章では筋電位の振幅値を評価するために，筋電位の評価法として一般的に用いられ
る二乗平均平方根 (RMS) を使用した[102]．ここでは 𝐿 =  2000 とし，0.2 s ごとに過








屈筋および伸筋で測定した筋電位のうち，各筋上の任意の 1 か所から得た RMS 値を
用いた手首動作の識別を行う．識別に用いる手法としては，線形判別器を用いることと
した．ここでは電極位置の変化が識別結果に与える影響について述べる．今回の動作識
別では，図 4.1 で示した右手首の 4 つの動作 (掌屈，背屈，回内，回外) をそれぞれ
クラス 𝐶1, 𝐶2, 𝐶3, 𝐶4 と定義する． 
本章ではこの線形識別器を電極の基準位置である F0, E0 から得られる特徴ベクトル
を用いて構成し，得られた識別器に貼り付け位置が異なる電極から得られた特徴ベクト
ルを与えた場合の識別率の変化について検討した． 
はじめに，被験者 A におけるF0, E0 を用いて得られた線形識別器の識別境界線と特徴
ベクトルの分布を図 4.4 に示す．このとき，線形識別器として 2.5.2 で用いた最小二乗
法による分類法（線形判別分析）を用いた．ただし，複数動作を識別するための手法と
して，それぞれの動作クラスのラベルを𝑦 = {0, 1, 2, 3}としたのちに LDA の第 1 成分を
求めた．また，各動作の第 1 成分の平均値を求め，グラフ上で隣接するクラスごとの平
均値の平均値（中間値）と直交する線を各動作の識別線とした．図 4.4 の 𝑦𝑇1  =  𝑇1 は
回外動作と背屈動作，𝑦T2  =  𝑇2 は背屈動作と回内動作，𝑦T3  =  𝑇3 は回内動作と掌屈動
作についての境界線をそれぞれ表している． 















図 4.4：(F0, E0) 電極における各動作時の筋電位の分布と線形判別分析
から求めた識別線 






た場合，2 つの差動電極の中心である計測点の位置ずれは半径 10 mm 以内に収まると
想定し，電極貼り付け位置の変化による表面筋電位の特性変化を擬似的に再現するため
に，図 4.5 に示すように屈筋，伸筋それぞれの基準電極を中心にF0, E0 から時計回りに
中心間距離が約 20 mm となるようにF1, F2, F3 および E1, E2, E3 の電極を設置した．以
降では，これらの電極と基準電極との差動計測により測定された筋電位を電極貼り付け
位置が変化した場合の筋電位として扱う．なお，基準電極と 𝑖 番目の電極による Fref −
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図 4.6 に，屈筋，伸筋の各電極位置で測定した手首動作時の筋電位の RMS 値の一例
を示す．動作ごとに見ると，屈筋を主に使用する掌屈時には図 4.6 (a) の屈筋の RMS 
値が 5-18 V に増加していることが確認できる．伸筋を主に使用する背屈時には， 図 
4.6 (b)に示す伸筋の RMS 値が 5-10 V に増加していることがわかる．また，回内時に
は図 4.6 (a) の屈筋にはほとんど変化がなく， 図 4.6(b) の伸筋側に小さな変化が見ら
れる．一方で回外時には 図 4.6 (a) の屈筋側で 3-5 V の比較的大きな変化があり，図 
4.6 (b) の伸筋側には小さな変化が見られることがわかる．つぎに，電極の貼り付け位
置による影響について確認すると，図 4.6 (a) の屈筋側では基準位置である F0 に対し
て掌屈時には F2 の RMS 値が小さく，その他の電極位置の RMS 値が大きくなる傾向
がある．一方，回外時には F0 に対して全ての電極位置で RMS 値が小さくなる傾向が
あることがわかる．また，図 4.6 (b) の伸筋側では基準電極である E0 に対して背屈時





図 4.6：各動作時の各電極における RMS 値 
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 電極位置の変化による識別性能の変化
つぎに，この (F0, E0) を用いて得られた線形識別器を使用している際に，電極の貼り
替えなどにより電極位置が変化した場合を考える．図 4.4 に示した被験者 A の (F0, E0) 
位置から得られた信号を学習データとして構成した線形識別器により描いた識別線と 
(F1, E1) で得られた特徴ベクトルの分布を図 4.7 に示す． 
図 4.7 より，電極位置が変化することにより特徴ベクトルの平均値や分散といった
特性が変化し，背屈，回内，掌屈のデータがそれぞれ線形識別器のしきい値をまたいで
分布していることがわかる．つまり， (F1, E1) で得られた特徴ベクトルを線形識別器で
識別すると，図 4.4 に示した (F0, E0) の特徴ベクトルの場合と比較して識別率が低下
してしまう． 
 










図 4.7：(F1, E1) 電極における各動作時の筋電位の分布と(F0, E0) 電極の線形判別
分析から求めた識別線 
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率の低下をグラフ化したものを図 4.8 に示す．ここから，E0 位置以外の特徴ベクトル
を利用した場合には，いずれも識別率が 10 ポイント(percentage point) 以上低下して
いることがわかる． 
表 4.1 より，3 人の被験者の (F0, E0) での平均識別率は 85.5%であった．この識別率
を基準とした場合，その他の組み合わせにおける平均識別率は 70.4%であり，10 ポイ






  Extension muscle 
  E0 E1 E2 E3 
Flexion 
muscle 
F0 85.5% 70.3% 71.4% 68.3% 
F1 79.2% 64.2% 66.4% 62.4% 
F2 85.8% 70.7% 71.5% 69.4% 
F3 80.5% 66.3% 70.6% 58.3% 
 
表 4.1：基準位置(E0, F0)から識別器を学習した場合の 
それぞれの電極の組み合わせにおける平均識別率 
図 4.8：表 4.1 に示した結果における基準位置(E0, F0) と比較した場合の 
平均識別率の変化（パーセンテージポイント） 
 
































いま，𝑛 個の，𝐷 次元の特徴量をそれぞれ平均 0，分散 1 となるように標準化した特
徴ベクトル 𝒙𝑖 ∈ ℜ
𝐷, 𝑖 = 1, 2, ⋯ , 𝑛 とそのデータが属するクラスのラベル 𝑦𝑖の組み合わ
せ (𝒙1, 𝑦1), … , (𝒙𝑛 , 𝑦𝑛) で定義される教師付きデータと，𝑚 個の，ラベルが未知の特徴ベ
クトル 𝑥𝑛+1, … , 𝑥𝑛+𝑚 である教師なしデータが与えられたとする．ここで𝑦 の値はクラ
ス分類を行うために各クラスに割り当てたラベルであり，任意の数を指定する．また，
データ点数については 𝑁 =  𝑛 + 𝑚, 𝑛 ≪ 𝑚 であると仮定する．本章での半教師付き学
習の目的は𝑚 個の未知の特徴ベクトルのラベルを決定することである． 
まず与えられた全ての特徴ベクトル 𝑿 = { 𝒙1, … , 𝒙𝑛, 𝒙𝑛 + 1, … , 𝒙𝑛 + 𝑚} のベクトル間の
距離を表す重み行列 𝑾 ∈  ℜ𝑁×𝑁  を定義する．行列 𝑾 の (𝑖, 𝑗) 要素 𝑤𝑖𝑗  は多次元
Gauss 分布の式をもとにした以下の式から計算される． 
𝑤𝑖𝑗  = exp (− ∑






) . (4.1) 
ここで 𝑥𝑖𝑑  は 𝑿 の 𝑖 番目の特徴ベクトル 𝒙𝑖  の 𝑑 番目の要素を表しており，𝜎𝑑 
は特徴ベクトルの要素ごとに決定されるパラメータである．このパラメータは Gauss 分
布における分散の大きさを表しており，大きいほど重み𝑤𝑖𝑗が大きくなる．(4.1)より重
み 𝑤𝑖𝑗  は特徴ベクトル 𝒙𝑖  と 𝒙𝑗  の距離が近いほど大きく，遠くなるほど小さくなる
ように設定されている． 
つぎに，与えられた全ての特徴ベクトル 𝒙𝑖  に対して調和関数 𝑓(𝒙𝑖), 𝑖 = 1, … , N を
定義する．この関数 𝑓(𝒙𝑖) は求めようとするクラスラベルを表すものであり，𝑖 =
1, … , 𝑛  のラベルが既知のデータに対して，この関数で定義されるベクトル  𝒇𝑛 =
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[𝑓(𝑥1), … , 𝑓(𝑥𝑛)]
T ∈ ℜ𝑛 については 𝑓(𝒙𝑖) =  𝑦𝑖  が成り立つ．つまり，ラベルが未知のデ
ータに対するベクトル 𝒇𝑚 = [𝑓(𝑥𝑛+1), … , 𝑓(𝑥𝑛 + 𝑚)]
T ∈ ℜ𝑚 を決定することが目的とな
る．これは，つぎの評価関数 𝐸(𝒇) を最小化する 𝒇𝑚を求めることで達成される． 











(4.2)を最小化する  𝒇𝑚  の値は， (4.1)の重み行列  𝑾  から対角行列  D =
diag([𝑑1, … , 𝑑𝑁]) ∈ ℜ
N×N, 𝑑𝑖 = ∑ 𝑤𝑖𝑗
𝑁
𝑗 = 1  を計算し，これらの行列をデータサイズ 𝑛 お
よび 𝑚 により 
𝑾 =  [
𝑾𝑛𝑛 𝑾𝑛𝑚
 𝑾𝑚𝑛 𝑾𝑚𝑚
] , 𝑫 = [
𝑫𝑛𝑛 𝑫𝑛𝑚
𝑫𝑚𝑛 𝑫𝑚𝑚
]   
と分割した要素行列 𝑾𝑚𝑛 ∈ ℜ
𝑚×𝑛, 𝑾𝑚𝑚 ∈  ℜ




𝒇𝑚 = (𝑫𝑚𝑚 − 𝑾𝑚𝑚)
−1𝑾𝑚𝑛𝒇𝑛. (4.3) 
(4.3)から，求める未知データのクラスラベル 𝒇𝑚 は特徴ベクトル間の距離から計算





各動作での平均値と，各動作からランダムに選択した 10 点の計 44 点を教師付きデー
タ，F1, E1 から得られた RMS 値を教師なしデータとしてクラス分類を行った． 𝒙𝑖 は屈
筋および伸筋の RMS 値を標準化したものであり，図 4.4 の 4 つの動作 (掌屈，背屈，
回内，回外)のラベルを𝑦 ∈ {0, 1, 2, 3} としている． (4.1)の重みパラメータ σ = {𝜎1, 𝜎2}
は本章では被験者ごとに固定し，それぞれσA = {0.017, 0.2}, σB = {0.29, 0.21}, σc =
{0.01, 0.83} とした． 
図 4.9 に基準電極 F0, E0 の特徴ベクトルにより与えられた教師付きデータと，これ
らを用いて半教師付き学習により F1, E1 の特徴ベクトルのクラス分類を行った結果を

















本手法のながれを図 4.10 にまとめる．教師付きデータとして基準電極 F0, E0 におい
て 4 つの動作それぞれから得られた特徴ベクトルから分布の形を表すためにランダム




択した 10 点を与えている．教師なしデータには(F1, E1) を用いている． 


















平均と標準偏差は95.5 ± 4.2%, 89.2 ± 3.5%, 92.1 ± 9.3%である．ここから，被験者によ
らず電極位置の変化による識別性能の劣化がほとんど抑制されていることがわかる．さ











ける識別器更新プロセスに要した時間は平均 0.66 秒(CPU: Intel Core i5, RAM: 3 GB, OS: 





  Extension muscle 
  E0 E1 E2 E3 
Flexion 
muscle 
F0 87.0% 87.8% 91.9% 94.8% 
F1 86.9% 87.8% 87.3% 94.1% 
F2 95.1% 91.1% 93.0% 95.8% 
F3 96.4% 96.1% 94.1% 97.1% 
 
 
図 4.11：表 4.1 と表 4.2 を比較した場合の平均識別率の向上 
（パーセンテージポイント） 









































































舌の動作を検出する手法として，これまで連続的に CT を撮影する手法[114]や X 線
のビデオ撮像[115]といった手法や，筋電電極を用いて頸部皮膚表面から間接的筋電位
を測定する方法[116, 117, 118]や下口蓋から直接的に筋電位を測定する方法[119, 120]
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を計測可能なマウスピース型デバイスを製作し，それによって歯ぐき上の電位変化を計













本章は 5 節から構成されている．第 1 節は本節であり，口腔内設置型の義歯埋め込み
型歯ぐき上電位変化計測システムについて述べた．第 2 節では，歯の根元付近の歯ぐき
上の電位変化を計測するためのマウスピース型デバイスを製作する．第 3 節は，第 1 の
目的である摂食・嚥下動作を検出するために舌動作時や飲水動作時の電位計測を行う．
第 4 節は，第 2 の目的である舌入力インタフェース実現のための舌の動作分類の検討
を行う．加えて摂食・嚥下リハビリテーションのための舌動作状態推定の可能性につい



































態とし，(b)突き出し動作は舌先を口から 2 cm 程度突き出す動作とした．また，(c)押




Hz のローカットフィルタと 3 kHz のハイカットフィルタ，電源ノイズが混入する 60 
Hz にノッチフィルタを設定した．フィルタリングされ，増幅された信号を A/D 変換器 
(National Instruments, USB-6223) を用いて 10 kHz のサンプリング周期でコンピュー
タ上に記録した． 
図 5.3：電極設置か所と舌筋の位置関係 





に得られた信号のうち外側の L3-R3 電極間の電位差と内側の L6-R6 間の電位差を求め
る．図 5.4 (a)に，突き出し動作を行った際の L3-R3 信号を示す．これによって，口腔
内の前方部(L3-R3)と後方部(L6-R6) の電位変化を得ることができる．次に本節では，
図 5.4 (b)に示すように舌を動作させた際の特徴量としてもとの信号を 100 ミリ秒ごと
に分割し，絶対値の平均という物理的な意味が理解しやすい ARV を利用した． 
 
図 5.3：舌の動作（脱力，突き出し，押しつけ） 
図 5.4：突き出し動作時の電位変化と ARV 処理後の波形 
(a) 突き出し動作時の原波形(L3-R3) 
(b) 突き出し動作時の ARV 波形(L3-R3) 
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 実験結果
突き出し動作を行ったときと，引っ込め動作を行ったときの ARV の変化の一例を図 





かる．また，同じ動作中には ARV の急激な変動は起こっていない．さらに，L3-R3 の
ARV と L6-R6 の ARV の大きさがほとんど等しいこと確認できる．図 5.5(b)の押しつけ
動作時においても突き出し動作と同様に動作時にARVが増加していることがわかるが，
突き出し動作と異なり動作時には L3-R3 の ARVが L6-R6 の ARVよりも小さく推移して
いるように見える． 
図 5.5：舌動作時の ARV 波形 
(a) 突き出し動作 
(b) 押しつけ動作 
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そこで，動作の違いによる変化を確認するために，動作中の各時刻における L3-R3 の
ARV と L6-R6 の ARV との比を求めた．この比の平均値と標準偏差について，被験者ご
とに比較したものを図 5.6 に示す．帰無仮説を突き出し動作状態と引っ込め動作状態で
l3-R3 と L6-R6 の ARV の比の平均値が等しいとし，二つの分布間の等分散性を仮定しな
い Welch の t 検定を行ったところ，全ての被験者において p<0.05 であった．したがっ





とに 5 回ずつ記録した． 
図 5.7 に，飲水動作時に L3-R3 電極間と L6-R6 電極間で計測された ARV の時間変化
の一例を示す．ここで各プロットは 300 ミリ秒ごとの値を示しており，図中の赤い矢印
は時間変化の大まかな方向を示している．この図から，飲水前の無活動時の ARV は L3-
R3, L6-R6 ともに 5 uV 以下と小さいことが確認できる．その後，水を口に含んだこと
で特に L3-R3 の ARV が増加し，2.5 秒付近では 13 uV 程度となっている．続いて L3-R3
の ARV は一旦増加した後に減少し，4.3 秒付近で L3-R3 は極小となっている．4.3 秒付
近からは L6-R6 の ARV が相対的に大きな状態のまま 4.7 s 付近までともに増加する．
4.7 秒付近で最大値(32.1 μV, 54.6 μV) を取った後は，両信号とも急速に減少しもとの
無活動状態時の ARV に戻る．こうした ARV の時間変化は，アルファベットの ‘V’ 型を
右に少し傾けたものと考えることができる．ここで，無活動時から L3-R3 と L6-R6 の
図 5.6 動作ごとの L3-R3/L6-R6 の ARV 比の比較 
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ARV が一度増加してから減少し，再び増加に転じるまでのデータ(図では 4.3 秒以前) 
と，再び増加に転じてから減少し，もとの無活動状態に戻るまでのデータ(図では 4.3 秒
以後) を最小二乗法で線形近似し，その傾きを求めた．それぞれの傾きを𝜃1, 𝜃2とした場
合，各被験者の𝜃2 − 𝜃1は表 5.1 のようになった．このとき，各被験者の平均値と標準偏
差は50.3 ± 9.7∘, 53.3 ± 29.8∘, 65.9 ± 8.2∘, 27.8 ± 13.8∘, 22.9 ± 8.9∘であり，全ての被験者
で前半から後半にかけて L3-R3 が相対的に小さくなり，L6-R6 が相対的に大きくなって
いることがわかる．このときすべての被験者で L6-R6 が大きい傾向が見られた． 
 
図 5.7：水飲み動作時の筋電信号の変化 
表 5.1：各水飲み試行時の後半と前半の傾きの比の差 [deg] 
  Subjects 






1 試行目 49.8 78.4 64.3 9.7 26.0 
2 試行目 37.5 62.1 70.8 25.0 31.4 
3 試行目 65.3 39.4 52.2 22.6 13.2 
4 試行目 42.3 78.1 70.1 35.4 13.8 
5 試行目 54.3 8.2 72.2 46.4 30.3 
 








き出された状態となる．このとき L3-R3 間の ARV が相対的に大きくなっているのは主
にオトガイ筋の活動によるものと考えられる．その後，図 5.8 (c)に示すような口腔内
に水を保持する動作を行うことによってオトガイ筋だけでなく後方の茎突舌筋が活動
し，L3-R3 とともに L6-R6 間の ARV が増加する可能性がある．最後に，主に茎突舌筋
や甲状舌骨筋などの協調動作によって L6-R6 間の ARV が相対的に大きくなり，嚥下に
よって最大値をとる（図 5.8(d)）．なお，嚥下の準備としてこれらの筋肉の働きをゆる

























するものとしては，圧力センサを用いた Ichinose ら (2003) や赤外 LED とフォトダイ
オードを用いた Saponas ら (2009)，磁力センサを用いた Lontis ら (2010)，舌を接触















向への押しつけの 4 動作である．突き出し動作とは，舌先を前歯から約 2 cm 前に出し
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た状態であり，引っ込め動作とは舌先の上側を上あごの軟口蓋に軽く押し付けた状態，
左右の押しつけはそれぞれの方向のほほに対して 1 N 程度の力で舌を押し付けた状態
とした．なお，舌のほほへの押しつけに関しては，あらかじめロードセルを口腔内に設
置して計測を行った． 
実験のながれとしては，10 秒間の無活動状態の後に指示した動作を 30 秒間行ったも
のを 1 セットとし，各動作を 3 回ずつ行うように，計 12 セット行った．実験時に L6, 
R6, L3, R3 の各電極と基準電極（Ct）との間に生じた電位差を，生体信号用アンプ（日
本光電工業，AB-611J）を用いて105倍に増幅した．このとき，アンプに対して 15 Hz の
ローカットフィルタと 3 kHz のハイカットフィルタ，電源ノイズが混入する 60 Hz に
ノッチフィルタを設定した．フィルタリングされ，増幅された信号を A/D 変換器 
(National Instruments, USB-6223) を用いて 10 kHz のサンプリング周期でコンピュー
タ上に記録した． 
 実験結果と特徴量の抽出
図 5.10 に各 L3 電極で測定された各動作時の電位変化を示す．ここから，すべての
電極において突き出し動作に比べて引っ込め動作の振幅が小さい傾向があることや，左
図 5.9：舌の 4 動作 
（左上：突き出し，右上：引っ込め，左下：左押しつけ，右下：右押しつけ） 
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側に設置された L3, L6 電極では左に押し付け動作を行ったときのほうが右に押しつけ





た際の秒間の信号を切り出し，その信号が次数 50 の AR モデルで表せると仮定した．
これにより，Burg 法[131]を用いた周波数スペクトル密度が推定できる．図 5.1 に，そ
れぞれの電極から計測された信号を，動作ごとにスペクトル密度推定したものを示す． 
この図から，動作によっては，周波数帯域によって強弱が入れ替わっていることがわ




る．逆も，R3 電極の高周波領域で増加している以外は，ほぼ等しいと言える．  
記録した筋電位をもとにして動作分類を行うにあたり，筋電信号を特定の周波数領域
（10-50 Hz, 51-100 Hz, 101-150 Hz, 151-200 Hz, 201-250 Hz）ごとに分割し，特徴量とし
た．具体的には，各電極から得られた筋電位を 200 ミリ秒ごとに高速 Fourier 変換を施
し，帯域ごとに強度の積分を行うことでこれらの特徴量を求めた．ただし，周波数強度
の推定結果には多くのノイズの影響が含まれるため，サンプリング周波数 5 Hz で得ら
れたそれぞれの特徴量に対して，阻止帯域 0.1 Hz のローパスフィルタ（バターワース
型）による平滑化を行っている．以降ではこうして得た， 20 次元の特徴量をもとに動
作状態の識別を行うこととする． 



















ここで，特徴量ベクトル𝒙 ∈ ℜ20が得られた際にそのデータがクラス𝑦 = { 1,2, ⋯ , 𝑐} に
分類される確率を𝑝(𝑦|𝒙)とする．この確率分布𝑝(𝑦|𝒙)を以下のガウシアンカーネル
𝝓(𝒙) ∈ ℜ𝑏を用いた確率モデルによってモデル化することを考える． 



































  1 if    𝑦𝑖 = 𝑦
  0 if    𝑦𝑖 ≠ 𝑦 .
  
この評価関数を最小化する𝜽(𝑦)は解析的に求めることが可能であり， 
?̂?(𝑦) = (𝝓′𝝓 + 𝜆𝑰)−1𝝓′𝝅(𝑦) (5.3) 
となる． 
ただし，このままでは確率が負となる可能性があるため，確率が 0 以上，各クラスの














 (?̂?(𝑦| 𝒙𝑝)) とな
る𝑦𝑝とする．また，分類精度の評価には，次式で与えられる正答率を用いた． 
Accuracy rate =
Numbers of the correct data
Numbers of all data used for classification
× 100[%]. (5.5) 
 舌動作分類手法
今回の実験で行った識別のながれを図 5.12 に示す．はじめ，基準電極との差動電位
として記録された 4 か所の信号は，それぞれが 5 つの周波数帯域の強度として求めら





動作状態の分類に関しては，各動作を 3 回ずつ行った中で，任意の 1 回を教師デー






























 Actual movement 
 Forward Backward Right Left Rest 
Classification 
result 
Forward 87.3% 2.4% 0.4% 1.1% 1.1% 
Backward 5.8% 72.2% 6.0% 0.4% 3.3% 
Right 1.3% 2.7% 90.2% 0.4% 2.0% 
Left 1.1% 0.9% 0.9% 90.4% 1.7% 


















































痺患者の足こぎ動作企図時の脳活動を fNIRS を用いて計測したところ，wavelet 変換を
適用した計測結果からは運動状態や運動企図状態によって変化が見られた．また，頭皮
上に設置した複数の電極から得た EEG を時間周波数解析し，特に頭頂部から得られた
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第 3 章第 2 節の fNIRS による脳活動の計測は島津製作所の協力を得て行われたもの
です．実験に対するご協力と適切な助言に感謝いたします． 




また，第 3 章の研究の一部は特別研究員奨励費，JSPS 科研費(20246045, 26282162)
および JKA RINGRING プロジェクトの助成を受けて行われました． 
第 5 章で用いたマウスピースの製作は，イタガキ歯科板垣博文氏に協力いただきまし
た．お礼申し上げます． 
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